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Wprowadzenie

Rezonans magnetyczny (MR) — zjawisko odkryte w potowie XX
w. — na dobre zagoscito w naszym $wiecie. Znajduje zastosowa-
nie w wielu dziedzinach zycia. Pozwala znalez¢ odpowiedzi za-
réwno na pytania o strukture badanych obiektéw, jak réwniez
zachodzace w nich przemiany chemiczne. Swe nieocenione ustu-
gi oddaje na polu biologii i chemii, jednakze najwazniejszymi s
te zwigzane z medycyna. Poczawszy od lat 80., a gtéwnie w la-
tach 90. gwattowny postep technologiczny w obrazowaniu me-
dycznym zwiazany z MR doprowadzit do niespotykanego dotad

Streszczenie
iniejsza praca ukazuje jedno z wybranych Zrédet btedoéw,

N

czasu T1. Autorzy skupili sie na wptywie oérodka, w ktérym znaj-

jakie znacznie powiekszaja niepewnos$¢ wyniku okreslania

duje sie badany obszar, na warto$¢ czasu relaksacji. Pokazano na
przyktadzie fantomu, jak moze sie zmienia¢ warto$¢ mierzonego
parametru w zaleznos$ci od wtasciwosci sktadowych oérodka. Za-
tozeniem kazdej tomografii pozwalajacej na obrazowanie dowol-
nych obiektéw ze skoriczona rozdzielczoscia przestrzenna jest
to, iz piksel na catej swej powierzchni ma jednakowa gestos¢ czy
tez sktad chemiczny. W znakomitej wiekszosci przypadkédw jest to
daleko posuniete uproszczenie, ktére pominiete w czasie analizy
moze doprowadzi¢ do bardzo powaznych btedéw interpretacji
wynikéw prowadzonej diagnostyki czy tez bardziej ogdlnie badan.

Stowa kluczowe: rezonans magnetyczny, relaksacja podtuzna,
relaksacja poprzeczna, czasy relaksacji
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rozwoju dziatu medycyny, jakim jest diagnostyka obrazowa.
Diagnostyka obrazowa w dzisiejszej dobie pozwala na stawia-
nie diagnozy nie tylko w oparciu o obrazy morfologiczne ciata
ludzkiego, ale takze podstawa tworzenia map sa zachodzace zja-
wiska fizyczne i przemiany chemiczne. Postep w tej dziedzinie
pozwala, oprécz obrazowania w zakresie intensywnosci sygnatu
(IS) obrazéw T1i T2 zaleznych, na uwidacznianie parametryczne
struktur ludzkiego ciata. Ta parametryzacja obrazéw wprowa-
dzita do badan diagnostycznych catkiem nowy wymiar. Pozwo-
lita na poréwnywania wynikéw, jak réwniez na wyznaczanie gra-

nic parametréw tkanek zdrowych i zmienionych patologicznie.
Abstract

This paper shows one of the selected sources of errors that

mining the time T1. The authors focused on the influence of the

significantly increase the uncertainty of the result of deter-

center in which the studied area is located on the value of the
relaxation time. It was shown on the example of a phantom how
the value of the measured parameter can change depending on
the properties of the medium components. The assumption of
each tomography that allows imaging of any objects with finite
spatial resolution is that the pixel has the same density or chem-
ical composition on its entire surface. In the vast majority of cas-
es, it is a far-reaching simplification which, omitted during the
analysis, may lead to very serious errors in the interpretation of
the results of the diagnostics or, more generally, tests.

Key words: magnetic resonance imaging, longitudinal relax-

ation, lateral relaxation, relaxation times
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Dzisiaj badania typu T2 maping staty sie podstawowym narze-
dziem w reku lekarza radiologa do oceny np. miesnia sercowego
czy tez struktur kolana.

Obrazowanie metoda MR to réwniez obrazowanie tomogra-
ficzne. Metoda ta pozwalajaca na zajrzenie w gtab ludzkiego
ciata bez naruszania jego struktur, mimo iz perfekcyjna z zato-
zenia nie jest pozbawiona wad czy tez ograniczen. Uzyskiwane
rozdzielczo$ci przestrzenne sq na poziomie 0,5-1 mm?3. Sg one
wystarczajace do oceny struktur narzadéw ludzkiego ciata.
Wprawdzie postep technologiczny ciagle dokonuje przetoméw,
jednakze ograniczen tego typu nie bedzie w stanie przezwy-
ciezy¢ metoda zmniejszania voksela. Kazda tomografia kom-
puterowa w swym zatozeniu dokonuje pewnych zatozen, co
prowadzi do uproszczed w obrazowaniu, ale takze i btedéw.
Najwazniejszym zatozeniem w kazdej tomografii pozwalajacej
na obrazowanie dowolnych obiektéw ze skoriczong rozdzielczo-
$cig przestrzenna jest to, iz piksel na catej swej powierzchni ma
jednakowa gestos¢ lub tez sktad chemiczny. Zatozenie to jest
rozszerzane do przestrzeni tréjwymiarowej (3D) i zaktada, iz
cata badana przestrzen obejmowana vokselem jest jednorodna
i posiada tg sama gestosé. Powyzsze zatozenie, chociaz btedne,
musi zostac przyjete ze wzgleddéw technologicznych i aparatu-
rowych. Nie mozna bowiem dokona¢ obrazowania wybranego
voksela w sposéb, w ktérym jego czesci miatyby inng intensyw-
no$¢ sygnatu. Prowadzitoby to bezposrednio do wniosku, iz na-
lezatoby obliczy¢ sktadowe tego obrazu, a tym samym podzieli¢
analizowang przestrzen na mniejsze obszary. Taki tok rozumo-
wania prowadzi w linii prostej do zwiekszania rozdzielczosci.
Powyzsze nie jest mozliwe ze wzgledéw np. technologicznych
czy tez samej matrycy obrazowania, ktora przeciez nie moze by¢
powiekszana dowolng ilos¢ razy.

Zadanie to wydaje sie btahe i mniejistotne, jezelirozpatrywac
sie bedzie tylko standardowe badania obrazowe, np. badanie
gtowy czy tez jamy brzusznej. Catkowicie inaczej jest w przy-
padku badan matych obiektéw, jakimi s3 hodowle komérkowe.
Czesto objetosci komérek przeznaczonych do badania sg mniej-
sze niz 0,05 ml, a mozliwy do osiagniecia FOV (field of view), jak
réwniez rozdzielczo$¢ obrazowania powodujg, iz cato$¢ miesci
sie w obrebie kilkunastu do kilkudziesieciu pikseli.

Analiza dostepnej literatury Swiatowej ukazuje, iz problem
rozdzielenia sygnatu rezonansu magnetycznego na sktadowe
byt juz wielokrotnie poruszany. Dotyczy on jednak separacji
dwéch réznych tkanek. Separacja sygnatéw woda/ttuszcz jest
szeroko wykorzystywana w obrazowaniu metoda rezonansu ma-
gnetycznego. Liczne prace pokazuja sposéb realizacji tego za-
dania (4. Mazzoli 2017, 5. Lam 2016, 6. Salvati 2016, 7. Ostenson
2019, 10. Wang 2018). Préby analizy i separacji sygnatéw ttuszcz/
woda realizowane sg rowniez z uzyciem skomplikowanych algo-
rytméw sieci neuronowych. Takie zastosowanie sztucznej inte-
ligencji prezentowane jest w pracach (8. Andersson 2019, 12.
Goldfarb 2019, 13. Cho 2019). W pracy (9. Le Ster 2016) autorzy
dokonali analizy sygnatu ttuszczu i wody w rdzeniu kregowym
z wykorzystaniem czaséw relaksacji. Problem powyzszy zostat
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zaprezentowany w przegladowej pracy (11. Bley 2010), w kté-
rej to autorzy ukazali najwazniejsze metody separacji sygnatéw
ttuszcz/woda.

Cele pracy

Celem pracy jest zbadanie wptywu réznej zawartosci badanego
voksela na wynik pomiaru czasu relaksacji podtuznej T1.

Podstawy teoretyczne

Czas relaksacji T1 jak T2 jest odpowiednio czasem relaksacji po-

dtuznej i poprzecznej. Jego podstawy teoretyczne, jak i charak-

terystyka zostaty oméwione w szeregu publikacji [14-24].
Intensywnos$¢ sygnatu w MR mozemy opisac zaleznoscia:

|

gdzie IS - intensywnos$¢ sygnatu, T1, T2 — czasy relaksacji odpo-
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wiednio podtuznej i poprzecznej, TR — czas repetycji, TE — czas
echa, PD - gestos$¢ protonowa.

Chcacwyznaczyé metoda SR (ang. saturation recovery), nalezy
zatozy¢ minimalny do ustawienia dla danego systemu MR czas
TE. Rozwazajac teoretycznie granice, do ktérej dazy funkcja

[Pl

gdyz e® = 1. Wdwczas to, zmieniajac czas TR od wartosci matych

IS(TE), otrzymujemy:
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do wzglednie duzych, mozna dokona¢ wyznaczenia charaktery-
styki odrostu magnetyzacji. Wyznaczajac punkt na osi poziomej
czasu TR, przy ktérej intensywnoéé sygnatu wzrasta do wartosci
63% wartoéci maksymalnej, okreslamy czas T1. Waznym jest,
aby w czasie pomiaréw mozliwe byto uzyskanie czaséw TR wiek-
szych niz pieciokrotny czas T1 dla badanego obszaru.
Analogicznie, dokonujac okreslenia czasu relaksacji poprzecz-
nej, nalezy zada¢ wzglednie dtugi czas TR i zmieniajac czas TE
od wartosci minimalnych do maksymalnych wykresli¢ charakte-

rystyke IS(TE).

Podobnie jak w przypadku pomiaru czasu T1, wykreslajac cha-

R
1—e T

-TE -TE

lim /S = lim PD eT2 =ppe T2

TR—x TR—x

(3).

rakterystyka intensywnosci sygnatu, mozna okresli¢ czas relak-
sacji poprzecznej, czyli czas T2. Nalezy w tym celu znaleZ¢ na osi
poziomej czas TE, przy ktérym sygnat spadnie do wartosci 37%
wartoéci maksymalnej.

Zaréwnowarto$¢ 63% dlaT1, jaki37% dla T2 nie sq wartoscia-
mi przypadkowymi. Sa to czasy, przy ktérych liczniki i mianowni-
ki odpowiednich wyktadnikéw sa rowne, co w sposéb naturalny
pozwala uzyskac szukane czasy relaksacji odpowiednio podtuz-

nejipoprzecznej.
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Metoda i badania

Autorzy niniejszej pracy przeprowadzili badania metoda SR. Ba-
dania hodowli komérkowych mimo pozornego podobiefistwa
do badan pacjentéw sq odmienne. Czynniki, ktére w przypadku
diagnostyki ludzi, takie jak czas badania, sa mniej istotne lub
nawet mozna sie pokusi¢ o stwierdzenie, ze s3 niewazne. Waz-
niejsze sq rozdzielczosci przestrzenne bardzo matych obiektéw,
jak réwniez sam sygnat rejestrowany w czasie badania. Na po-
trzeby badan komérek nowotworowych skonstruowana zostata
odpowiednia cewka dopasowana geometrycznie do obiektéw.
Zostata ona opisana w pracach [1, 2]. Kazdy voksel jest objeto-
$cig, ktdéra zawiera w sobie rézne podobszary — zaréwno ptynu,
jak i komorki badane. Kazdy z tych podobszaréw ma rézne czasy
relaksacji. Systemy MR w wyniku badania ukazujg takie voksele
jako jednolite, co jest btedne, a wynika tylko z ograniczen tech-
nologicznych i zatozen lezacych u podstaw tworzenia obrazéw
w szeroko pojetej tomografii komputerowej.

Materiatem do badarn byt fantom, ktéry przygotowany zo-
stat w oparciu o zelatyne. W tym celu w objetosci 150 ml pod-
grzanej wody zostato rozpuszczone ok. 5 g zelatyny. Roztwér
ten pozostawiono do zastygniecia. Otrzymany blok Zelu zostat
przekrojony w sposéb pokazany na rysunku 1C i po umieszcze-
niu go w szklanym naczyniu zanurzony w wodzie do ok. potowy
swej wysokosci. Zasadniczo obraz pokazany na rysunku 1C jest
przekrojem koronalnym przygotowanej probki z zaznaczonymi
liniami przekrojow, ktére to pozwolity na uzyskanie obrazéw ba-
dawczych (Rys. 1AB).

Na rysunku 1 pokazano obrazy DICOM dwéch badanych
warstw, a mianowicie warstwy 4 (A) i warstwy 5 (B). Skan ozna-
czony literg C jest w istocie skanogramem wykonanym w ptasz-
czyznie koronalnej pozwalajacym zobrazowa¢ miejsce badania.
Warstwa 4 znajduje sie w obszarze, w ktérym prébka zelu jest
jednolita i nie posiada komponenty zwigzanej z wodg, w ktorej
jest ona zanurzona. Odmiennie jest w przypadku warstwy nr 5.
Autorzy opracowania w sposéb celowy zaprogramowali ob-
szar skanowania w taki sposéb, aby skan obejmowat zaréwno
wode, jaki zel. Dodatkowo zmiana ta jest rézna na catej dtugosci
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prébki. Takie zaplanowanie badania pozwala uwidoczni¢ wptyw
osrodkéw o réznych czasach relaksacji podtuznej na wypadkowy
wynik T1 w badanej przestrzeni.

Badanie przeprowadzono z uzyciem systemu rezonansu
magnetycznego OPTIMA 1.5T prod. GEHC. System ten zostat
opracowany do zastosowan klinicznych. Do akwizycji wykorzy-
stano cewke gtowowaq i standardowy protokét badania gtowy,
ktéry byt w czasie rejestracji modyfikowany. Wyznaczanie cza-
su T1 metoda SR polegat na wyborze minimalnego mozliwego
do ustawienia czasu echa, co w tym przypadku oznaczato, iz
TE =21 ms. Wykonano 20 akwizycji T1 przy réznych czasach re-
petycji — czasy TR = 50, 100, 200, 300, 400, 500, 600, 700, 800,
900, 1000, 1500, 2000, 2500, 3000, 4500, 6000, 8000, 10 000,
15 000 ms. Tak duza liczba akwizycji pozwolita na bardzo do-
ktadng aproksymacje badanego zjawiska. Pozostate parametry
skanowania to: FOV = 10 cm, matryca obrazowania 320 x 224,
matryca prezentacyjna 512 x 512, odstep pomiedzy warstwami
— 8 mm. Liczba warstw w danej akwizycji wynosita 6, a grubos¢
kazdej z nich wynosita 7 mm. Ideg, jaka przy$wiecata w wyborze
grubosci warstwy, byta konieczno$¢ rejestracji obrazéw przy
mozliwie szerokiej zmiennosci stosunku zel-woda.

Po zakonczeniu akwizycji nastapit proces przetwarzania da-
nych polegajacy na wyznaczeniu czasu T1. W tym celu zostat za-
implementowany w pakiecie MATLAB algorytm, ktéry pozwala
na wyznaczanie czaséw relaksacji. Stworzona przez autoréw
niniejszego artykutu aplikacja posiada cztery podstawowe tryby
analizy. Pierwszym jest tryb usrednionej wartosci z rejonu zain-
teresowania—ROI (ang. region of interest) zaznaczanego na ekra-
nie, drugim jest wyznaczanie czasu TR w profilu zaznaczonym na
obrazie DICOM. Trzecia z opcji pozwala na okreslanie czasu T1
metoda pixel-to-pixel, a wiec uzyskanie mapy rozktadu mierzo-
nego wspdtczynnika. Ostatni z trybéw pracy aplikacji pozwala
narejestracje czasu T1 z zatozonejilo$ci obszaréw ROl i zapis wy-
nikéw do pliku tekstowego. Oprécz zapisywania wartosci T1 re-
jestracji poddawane sa réwniez same dane surowe bedace war-
tosciami intensywnosci sygnatu, na podstawie ktérych zostata
dokonana analiza. Zwieksza to mozliwosci samej aplikacji, a do-
datkowo pozwala na péZniejsza weryfikacje danych i wynikow.

Rys. 1 Skan fantomu wodno-zelowego: A. przekrdj przez fantom w miejscu, w ktérym sygnat Zelu nie jest zaburzony przez sygnat wody (warstwa 4), B. przekrdj przez fantom

w miejscu, gdzie warstwa badana obejmuje zaréwno zel, jak i wode (warstwa 5), C. skanogram

Zrédto: Opracowanie wtasne.
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Rys. 2 Wyniki pomiaréw czasu T1 (C, D), wartosci R? dopasowania funkcji aproksymujacej (E, F) oraz wykres intensywnosci sygnatu (G, H) dla profili oznaczonych niebieskq

linig w obrazach (A, B)
Zrédto: Opracowanie wtasne.

Rysunek 2 prezentuje wynik pomiaréw i analize fantomu
zelowego. Dwukolumnowy uktad obrazéw pozwala lepiej uwi-
doczni¢ réznice i zobrazowac zjawisko. Poczawszy od gory obra-
zy oznaczone literami A i B sq wycinkami pozyskanych w czasie
akwizycji obrazéw. Zaznaczone na nich linie sa w rzeczywistosci
profilami—rzedami pikseli, dla ktérych odbywa sie analiza nume-
ryczna. Ponizej rysunki C i D obrazuja wyniki oznaczen czasu T1
dla profilu obrazu. Wyraznie wida¢ réznice pomiedzy obrazami.
W czesci fantomu zawierajagcego wode w obu przypadkach war-
tos¢ czasu relaksacji podtuznej oscyluje powyzej wartosci 3200
ms. Réznice pojawiaja sie, gdy analizie poddane zostang obsza-
ry zawierajace zel i wode. Rysunek 2C pokazuje, iz w obszarze,
ktéry odpowiada zelowi, warto$¢ T1 wynosi ok. 2150 ms. War-
tos¢ ta jest znaczaco nizsza od wartosci czasu relaksacji wody,
a obszary odpowiadajace wodzie i zelowi sg ostro odgraniczone.
Inaczej ma sie sytuacja w przypadku zobrazowanej na rysunku
2D warstwie nr 5, gdzie badanie zostato przeprowadzone przez

obszar o zréznicowanej w niej zawartosci wody i zelu. W miejscu,
w ktérym stosunek objetosci zelu do objetosci wody byt z korzy-
$cig dla zelu, czas relaksacji jest na poziomie 2100 ms. W miare
zwiekszania sie udziatu frakcji wodnej czas T1 zaczyna rosnac az
do miejsca, w ktérym osiagnat wartos¢ wody.

Obrazuje to w sposéb jednoznaczny wptyw réznych elemen-
téw oérodka na ostateczny wynik okreslenia czasu T1. Dla uwia-
rygodnienia wynikéw obliczen rysunki 2E i F prezentuja wartos¢
wspdtczynnika R? bedgcego miarg dopasowania krzywej apro-
ksymujacej do wartoéci uzyskanych w wyniku pomiaréw. W ob-
szarze, ktérego charakterystyka jest zgodna z charakterystyka
zjawiska (woda, zel, woda+zel), wspdtczynnik ten jest powyzej
0,99. Tak dobre dopasowanie pozwala na przyjecie wynikdéw
pomiaréw i analiz jako bardzo wysoce prawdopodobnych. Dwa
ostatnie obrazy oznaczone literami G i H stanowia zobrazo-
wanie intensywnosci sygnatu w badanym profilu. Jak wida¢,
IS jest zgodny z tym, co obserwujemy na wycinkach skanow.
6/2020
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A T1 map

F* coefficient for T1 map

Rys. 3 Mapy rozktadu czasu T1 i wspétczynnika R? dla warstwy nr 4 (A)i 5 (B)

Zrédto: Opracowanie wtasne.

Poréwnujac wykresy T1 (A i B) oraz wykresy IS (G i H), mozna
dostrzec, iz sie one nie pokrywaja. Jest to w zupetnosci uzasad-
nione, gdyz wykresy T1 obrazuja narastanie sygnatu IS w funkgji
czasu repetycji TR, natomiast wykres intensywno$ci sygnatu po-
kazuje IS dla jednego —wybranego czasu TR.

W czasie analizy obrazéw wyznaczona zostata mapa rozktadu
czaséw T1 dla badanych obszaréw. Potozenie warstw nr 4i 5
zostato pokazane na rysunku 1C. Rysunek 3A prezentuje wyniki
analizy otrzymanych danych dla warstwy nr 4 metoda pixel-to-
-pixel. Powstata w ten sposéb mapa uwidacznia rozktad czasu
T1 dla badanej prébki. Bardzo dobrze zostata uwidoczniona
granica pomiedzy obszarami wody i zelu. Odmiennie jest dla
warstwy nr 5. Wida¢ (Rys. 3B), iz w miejscu, gdzie zwieksza sie
frakcja wodna w badanym obszarze, zwieksza sie znaczaco czas
T1, zafatszowujac jednoczesnie wynik dla zelu. Zwiekszajacy sie
btad wyklucza w praktyce uzyskane wyniki, czyniac je catkowicie
niewiarygodne dla tej czesci obrazu.

Whioski

Przy dokonywaniu szacowania czasu T1 nalezy zwracac¢ uwage
na poddawany pomiarowi obszar. Obecno$¢ w badanym vokse-
lu o$rodkéw o réznych czasach relaksacji powoduje znaczacy
wptyw na okreslenie wyniku pomiaru T1. Zjawisko to moze miec
duze znaczenie na doktadnos¢ badan i interpretacje otrzyma-
nych wynikéw. Analizujac obrazy, trzeba pamietac¢, iz moga one
by¢ niejednoznaczne na granicy dwdch réznych o$rodkéw znaj-
dujacych sie w obszarze badania.
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